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1 Einleitung 
Der zweibeinige aufrechte Gang des Menschen wird maßgeblich durch das Hüftgelenk 
unterstützt. Aufgrund des aufrechten Gangs wirken große Kräfte auf das Hüftgelenk [1–3], 
die in Abhängigkeit von der Phase des Gangzyklus das Körpergewicht übersteigen. Bei 
degenerativen Veränderungen oder Verletzungen des Hüftgelenks sind selbst alltägliche 
Bewegungen nur unter Schmerzen oder gar nicht möglich. Um eine angemessene 
Lebensqualität trotz derartiger Einschränkungen wiederherzustellen, hat sich die operative 
Versorgung der Hüfte mit künstlichen Gelenken etabliert [4]. Pro Jahr werden in 
Deutschland 219.000 primäre Hüftendoprothesen Implantationen [5], sowie ca. 22.000 
Hüftendoprothesen Revisionen [5] durchgeführt. Diese Zahlen zeigen eine leicht 
ansteigende Tendenz, für die der demographische Wandel verantwortlich gemacht wird [6]. 
Aus den regelhaft hohen Erfolgsquoten resultiert eine hohe Erwartungshaltung der 
Patienten in Hinblick auf gute funktionelle Ergebnisse und einem komplikationslosen 
Verlauf des operativen Eingriffs. Trotz der hohen Erfolgsquoten können Komplikationen und 
unerwünschte Therapieverläufe nicht ausgeschlossen werden. Neben der sogenannten 
aseptischen Lockerung ist die Luxation die zweithäufigste Komplikation, die vor allem in der 
postoperativen Frühphase und somit noch während des Krankenhausaufenthaltes auftritt. 
Die Luxation stellt einen akuten Notfall dar, der in der Regel mit erheblichen Schmerzen 
und sofortiger Gehunfähigkeit des Patienten verbunden ist. Ziel jedes Operateurs und jeder 
Klinik ist es daher, die Luxationsraten nach endoprothetischer Versorgung so gering wie 
möglich zu halten. Publizierte Luxationsraten in der Primärendoprothetik liegen zwischen 
0,4 % und 5,0 % [7,8]. In der Revisionsendoprothetik treten Luxationsraten von 10 % und 
mehr auf [7,9–11]. Die Strategien zur Vermeidung der Luxation sind unter anderem die 
Schonung des Weichteilgewebes [12–15], die Rekonstruktion der im Rahmen der 
Endoprothesenimplantation eröffneten Hüftgelenkkapsel [16–20], sowie die chirurgische 
Rekonstruktion der umliegenden Weichteilgewebe [17,20,21]. 
 
Zur Weichteilrekonstruktion von Muskeln, Sehnen und Bändern nach Trauma werden 
vereinzelt auch dezellularisierte Gewebe eingesetzt [22–31], die maßgeblich aus 
extrazellulärer Matrix bestehen. Der Einsatz extrazellulärer Matrizes bewirkt einen 
verbesserten Heilungsverlauf und ermöglicht die Biointegration [32–34]. Ein weiterer 
wichtiger Aspekt ist die durch das zellfreie Spendergewebe induzierte verminderte 
Antigenität, welche einer immunologischen Abstoßungsreaktion entgegenwirkt [35]. 
Aufgrund dieser Vorteile hat sich in der Kardiochirurgie der Einsatz von dezellularisiertem 
Gewebe bereits etabliert [22,36–38]. 
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Durch den erfolgreichen Einsatz dezellularisierter Gewebe lässt sich die Fragestellung 
ableiten, inwiefern sich dieses Vorgehen für die Weichteilrekonstruktion auch im Bereich 
des Hüftgelenks eignet. In der vorliegenden Arbeit werden die passiv-mechanischen 
Eigenschaften der Hüftgelenksbänder sowie von Muskelrekonstruktionen nach 
tumorendoprothetischer Versorgung biomechanisch analysiert. Zusätzlich werden die 
mechanischen Eigenschaften von zellfreien Geweben untersucht, welche als ein mögliches 
Material für eine künstliche Hüftkapsel oder künstliche Muskelanbindungen dienen könnten. 
Die durchgeführten Testungen dienen hierbei als Pilotstudie, wodurch zunächst lediglich 
die unmittelbaren passiv-mechanischen Eigenschaften analysiert werden sollen. Es werden 
keine Aussagen bezüglich der Dauerbelastbarkeit oder aktiv gesteuerter Biomechanik 
getroffen. Auch Fragestellungen hinsichtlich Handhabung oder Toxizität des untersuchten 
Gewebes bzgl. möglicher Einsatzmöglichkeiten werden in diesen Studien nicht 
beantwortet. 
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2 Grundlagen 
2.1 Anatomie des Hüftgelenks 
Im folgenden Kapitel werden der Aufbau und die Struktur des menschlichen Hüftgelenks 
beschrieben. Das Hüftgelenk ist ein Nussgelenk und stellt damit eine Sonderform des 
Kugelgelenks dar [39–44]. Diese Sonderform wird durch die einzigartige knöcherne Struktur 
in Verbindung mit dem umgebenden Gewebe begründet [43]. 
 
2.1.1 Knöcherne Struktur  
Der knöcherne Teil des Hüftgelenks setzt sich aus einem Teilbereich des Os coxae und 
des Femurs zusammen. 
Das Acetabulum wird aus dem Os ischii im dorso-caudalen Randbereich und dem Os pubis 
im ventralen Randbereich gebildet. Das Os ilium bildet das Pfannendach. Die artikulierende 
Gelenkfläche ist die Facies lunata (siehe Abbildung 1). Sie weist eine C-Form auf, welche 
ihre breiteste Stelle im Bereich des Pfannendachs hat. Die Enden der Facies lunata sind 
durch die Incisura acetabuli unterbrochen, so dass der Limbus acetabuli keine vollständige 
Halbkugelform aufweist. Die Kugelform wird durch die Fossa acetabuli im Pfannengrund 
vervollständigt. 
 
 
Abbildung 1: Rechtes Hüftbein mit Blick in das Acetabulum [45] 
Den Gelenkpartner des Acetabulums bildet das kugelförmige Caput ossis femoris 
(Hüftkopf). Dieses ist ein Segment des Femurs, welches sich konzentrisch in das 
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Acetabulum einfügt. Im medialen Bereich des Hüftkopfes liegt die Fovea capitis femoris. 
Der Hüftkopf ist durch das Collum ossis femoris (Schenkelhals) mit dem Corpus ossis 
femoris verbunden (siehe Abbildung 2). Der Winkel zwischen Schenkelhals und 
Femurschaft wird als Caput-Collum-Diaphysen-Winkel (CCD-Winkel) bezeichnet. Bei 
Erwachsenen beträgt dieser Winkel zwischen 120 ° und 130 ° [43]. Zusätzlich weist der 
Schenkelhals eine Antetorsion von 12 ° bis 20 ° auf [43]. Im Bereich des Übergangs vom 
Schenkelhals zum Femurschaft liegen zudem der Trochanter major sowie der Trochanter 
minor, welche als Ansatzstellen für die Muskulatur dienen. 
 
 
Abbildung 2: Rechtes proximales Femur von ventral [45] 
 
2.1.2 Labrum acetabuli, Hüftkapsel und Bandapparat 
Die Fossa acetabuli wird durch ein lockeres, fettreiches Bindegewebe (Pulvinar 
acetabulare) gefüllt und stellt so den Angleich an das Gelenkniveau zur Höhe der 
Gelenkfläche (Facies lunata) her. Die Facies lunata und der Limbus acetabuli werden im 
caudalen Bereich durch das Ligamentum (Lig.) transversum acetabuli geschlossen. Ein 
weiterer Teil der artikulierenden Gelenkfläche ist das Labrum acetabuli, welches über den 
Äquator des Hüftkopfes hinausragt (siehe Abbildung 3). Das Labrum setzt an dem Limbus 
acetabuli und am Ligamentum transversum acetabuli an und umgibt somit kreisförmig die 
Außenseite der Hüftpfanne. Das Labrum ist eine aus Faserknorpel bestehende dreieckige 
Gelenklippe, die frei in der Gelenkhöhle zwischen Kapsel und knöcherner Struktur liegt. Sie 
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liegt eng am Hüftkopf an und hilft die hüftstabilisierende Wirkung des atmosphärischen 
Drucks zu gewährleisten [45,46].  
 
 
Abbildung 3: A) Hüftgelenk mit Kapsel; B) Schnittdarstellung mit Kapsel und Labrum 
(entnommen und modifiziert nach Spalteholz 1939 [47]) 
 
Das Gelenk wird durch die Hüftgelenkskapsel (Membrana fibrosa) hermetisch 
abgeschlossen. Der Ursprung der Kapsel liegt am knöchernen Rand des Acetabulum, am 
Lig. transversum acetabuli im Bereich des Incisura acetabuli sowie an der äußeren Basis 
des Labrum acetabulare [47]. Im Bereich des Femurs setzt die Kapsel an der Linea 
intertrochanterica sowie an der Crista intertrochanterica an. Intrakapsulär ist eine geringe 
Menge synovialer Flüssigkeit vorhanden [48], welche eine reibungsverminderte Bewegung 
des Femurs gegen das Acetabulum gewährleistet. Innerhalb des Hüftgelenks liegt das Lig. 
capitis femoris, welches eine zusätzliche Verbindung zum Lig. transversum acetabuli und 
zur Fovea capitis femoris bildet. Die Hüftkapsel wird von drei Bändern (Lig. iliofemorale, 
ischiofemorale und pubofemorale) umgeben und verstärkt. Diese verlaufen 
schraubenförmig vom Hüftgelenk zum Schenkelhals. Das Lig. iliofemorale entspringt der 
Spina iliacara anterior inferior und verläuft fächerförmig zum Linea intertrochanterica sowie 
zum Trochanter major. Es verhindert, dass das Becken über 10-15 °überstreckt bzw. 
zurückkippen kann. Weiterhin grenzt es die Außenrotation und die Adduktion des 
Hüftgelenks ein. Das Lig. ischiofemorale hat seinen Ursprung am Corpus ossis ischii. Von 
hier aus verläuft es schraubenförmig dorsal sowie cranial um Caput und Collum femoris bis 
zum Ansatz der Linea intertrochanterica, Fossa trochanterica sowie Zona orbicularis. Durch 
seinen Verlauf festigt es die dorsale Kapselwand und schränkt die Innenrotation sowie die 
Streckung des Hüftgelenks ein. Das Lig. pubofemorale entspringt dem Ramus 
superiorossis pubis und setzt an der Zona orbicularis, Linea intertrochanterica und dem 
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Trochanter minor an. Die mediale Kapselwand wird durch dieses Band verstärkt. Weiterhin 
hemmt es die Außenrotation und die Abduktion [49]. 
 
 
2.1.3 Muskulatur für die aktive Bewegung des Hüftgelenks 
Bewegungen des Hüftgelenks werden entlang der Hauptbewegungsachsen (transversale, 
sagittale und frontale Achse) vor allem durch die Muskulatur gewährleistet. Dabei liegen die 
Ursprünge der großen Muskeln für die Bewegung des Hüftgelenks überwiegend am 
knöchernen Beckenring. Die Muskeln verlaufen dabei zu den Ansätzen am Femur bzw. an 
die Tibia und Fibula. Die hüftnahen Ansätze liegen in der Region des Femurs am Trochanter 
major bzw. minor, während sich die Ursprünge der Muskulatur im Bereich des Hüftgelenks 
an der Darmbeinschaufel befinden. Die Bewegungsrichtungen Flexion-Extension, 
Adduktion-Abduktion und Innenrotation-Außenrotation sind mit den dazugehörigen 
Muskeln vereinfacht in Tabelle 1 dargestellt. 
 
Tabelle 1: Für die aktive Bewegung des Hüftgelenks verantwortliche Muskulatur 
[44,47,49,50] 
Flexion M. iliopsoas, M. rectus femoris, M. tensor fasciae latae, M. sartorius  
Extension M. gluteus maximus, M. biceps femoris, M. semitendinosus, 
M. semimembranosus  
Adduktion M. adductor brevis, M. adductor longus, M. adductor magnus, M. 
adductor minimus, M. gracilis, M. pectineus 
Abduktion M. gluteus medius, M. gluteus minimus 
Innenrotation M. tensor fasciae latae 
Außenrotation M. piriformis, M. obturatorius internus, M. obturatorius externus, 
M. gemellus superior, M. gemellus inferior 
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2.1.4 Bedeutung des labrokapsulären Komplexes für die Luxationsstabilität 
des Hüftgelenks 
Der folgende Abschnitt beschreibt das Zusammenwirken und die Funktionsweise der 
beschriebenen Strukturen hinsichtlich der Luxationsstabilität des natürlichen Hüftgelenks. 
Das Labrum vergrößert die Gelenkfläche und schließt diese über den Äquator des 
Femurkopfes hinaus ab, was zur Bezeichnung „Nussgelenk“ führt. Dies hat zur Folge, dass 
der Hüftkopf nur durch eine Bewegung luxieren kann, welche (annähernd) senkrecht zur 
Pfanneneingangsebene erfolgen muss. Zusätzlich legt sich das Labrum eng an den 
Hüftkopf an und erzeugt somit einen zusätzlichen Schutz gegen Luxation auf Basis des 
atmosphärischen Drucks [16,51–53] und wahrscheinlich aufgrund des Bernoulli-Effekts 
(eigene nicht publizierte Befunde). Die Hüftgelenkskapsel schließt das Gelenk hermetisch 
nach außen ab. Der Kapsel-Labrum-Komplex wirkt durch den atmosphärischen Druck 
zusätzlich zur stabilisierenden Muskulatur, den Bändern und dem Kraft-Formschluss somit 
dauerhaft einer möglichen Luxation entgegen [45,46,53]. Darüber hinaus helfen die 
Kapselbänder durch ihre schraubenförmige Anbindung, eine Bewegung in den 
Grenzbereichen der Luxationsstabilität zu limitieren [47,49]. Durch die spezielle Form dieser 
Bänder (siehe Abbildung 3) sind deren vordere Anteile im aufrechten Stand angespannt 
[47,49], insbesondere das verhältnismäßig dicke Lig. iliofemorale. Die Ergebnisse von 
Smith et al. [54] konnten zeigen, dass die Kapselbänder unabhängig voneinander die 
Endbereiche bei einer Hüftbewegung einschränken und dadurch eine Luxation verhindern. 
Die das Gelenk umgebende, auch für die Fortbewegung wesentliche, Muskulatur 
überspannt das Hüftgelenk. Im Fall einer Luxation muss der Hüftkopf um eine Distanz, die 
größer als der Hüftkopfradius ist, orthogonal aus der Eingangsebene der Pfanne 
herausbewegt werden. Dadurch kommt es zur Dehnung der umliegenden Weichteile, etwa 
den Ligamenten der Muskulatur und der Haut, welche allesamt der Luxation als Widerstand 
entgegenwirken. Es kann darauf geschlossen werden, dass der labrokapsuläre Komplex 
ein wesentlicher Einflussfaktor ist, der zur Luxationsstabilität beiträgt. 
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2.2 Hüftendoprothetik 
Das folgende Kapitel beschreibt den Aufbau einer Hüfttotalendoprothese und die 
wesentlichen Aspekte der Weichteilbehandlung im Rahmen der endoprothetischen 
Versorgung. 
 
2.2.1 Aufbau und Funktion einer Hüfttotalendoprothese 
Eine Hüfttotalendoprothese besteht aus den zwei Hauptkomponenten Pfanne und Schaft 
(siehe Abbildung 4). Der Bereich des Acetabulums wird durch eine Hüftpfanne ersetzt, die 
im Knochen durch Pressfit, Schraubsystem oder mithilfe von Knochenzement verankert 
wird. Das Pfannensystem besteht aus einem Pfannensockel und einem Pfanneneinsatz 
(sog. Inlay). Der Pfannensockel ist in unterschiedlichen Größen erhältlich (z. B. mit einem 
Durchmesser von 44 mm bis 68 mm in 2-mm Schritten). Die Sockel werden aus 
Titanwerkstoffen oder Cobalt-Chrom-Legierungen hergestellt. Dabei sind Hüftpfannen im 
Wesentlichen in zwei verschiedenen Formen gebräuchlich. Die erste Variante ist eine 
hemisphärische Halbkugelgeometrie. Die zweite Variante basiert auf derselben Geometrie, 
die Pfanne ist jedoch zum Pol hin abgeflacht. Von der Geometrie her weisen die Inlays im 
inneren Bereich eine Halbkugelform auf, in welcher der Hüftkopf artikulieren kann. Die 
Inlays bestehen in den meisten Fällen aus dem Kunststoff Polyethylen und seltener aus 
Keramik. 
 
 
Abbildung 4: Explosionsdarstellung einer schematisierten Hüfttotalendoprothese 
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Primärendoprothetik 
Die femorale Komponente der Hüfttotalendoprothese setzt sich aus dem Hüftschaft und 
dem Hüftkopf zusammen (siehe Abbildung 4). Die Hüftschäfte weisen einen 12/14 mm 
Konus auf. Auf diesen wird der Hüftkopf gefügt, der aus Metall oder Keramik bestehen kann. 
Aufgrund des geringen Abriebs werden heutzutage bevorzugt Keramikköpfe eingesetzt. Die 
üblicherweise verwendeten Endoprothesenköpfe weisen einen Durchmesser zwischen 
28 mm und 36 mm auf. Bei Hochrisikopatienten werden jedoch Köpfe von 40 mm und 
44 mm eingesetzt, um eine höhere Luxationsstabilität zu gewährleisten [55]. Die Auswahl 
der Hüftköpfe wird vom Operateur in Verbindung mit den Inlays und der Hüftpfanne 
abgestimmt. Die Hüftschäfte werden wie die Hüftpfannen vorwiegend aus einer Titan- oder 
Cobalt-Chrom-Legierung in verschiedenen Größen gefertigt. Der Schaft kann zementfrei 
oder zementiert verankert werden. Bei den Hüftschäften existieren in Abhängigkeit vom 
Hersteller unterschiedliche Schaftgeometrien. Gleichzeitig werden die Schäfte hinsichtlich 
ihrer Länge in Kurz-, Standard- und Langschäfte unterteilt. Es gibt Hüftschaftsysteme, die 
aufgrund ihrer symmetrischen Bauweise beidseitig eingesetzt werden können. Zudem 
existieren Schäfte, die eine anatomische Form aufweisen und somit körperseitenspezifisch 
sind. 
 
Tumorendoprothetik 
Im Falle einer weiten Resektion des proximalen Femur aufgrund von Knochentumoren oder 
umfangreichen Revisionsoperationen wird der resezierte Anteil oftmals durch einen 
proximalen Femurersatz rekonstruiert. Das Trochanter-Modul (siehe Abbildung 5) weist je 
nach Hersteller verschiedene Längen auf. Diese Größen bestimmen das Mindestmaß der 
Resektion für die Endoprothese. Im Fall von weiten Resektionen kann die Endoprothese 
über weitere modulare Elemente beliebig verlängert werden. Diese Art von Endoprothesen 
weist herstellerspezifisch unterschiedliche Formen im proximalen Bereich auf. Die das 
Hüftgelenk umgebenden Weichteile müssen aufgrund der notwendigen Tumorresektion 
zumeist großflächig vom Knochen abgelöst werden. Die Hersteller haben dabei 
unterschiedliche Philosophien hinsichtlich der benötigten Weichteilrefixation. Es existieren 
Varianten, die eine Refixation der Weichteile durch Nahtmaterial bzw. über Fixierungslöcher 
oder textile Anbindungsschläuche ermöglichen. Die Fixierungslöcher sind dabei im 
proximalen Bereich der Tumorendoprothese angebracht. Sie gestatten eine punktuelle 
Refixierung des Gewebes. Der textile Anbindungsschlauch wird hingegen über die 
Endoprothese gestülpt und anschließend durch eine Naht fixiert. Der Schlauch ermöglicht 
somit eine Weichteilrekonstruktion über die gesamte Fläche der Endoprothese. 
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Abbildung 5: A) CAD-Modell eines proximalen Femurersatzes mit Refixationslöchern; B) 
Foto eines Femurtotalersatzes mit Anbindungsschlauch 
 
 
2.2.2 Bedeutung der Weichteilrekonstruktion nach endoprothetischer 
Versorgung des Hüftgelenks 
Die Weichteilrekonstruktion spielt in der Hüftendoprothetik eine wesentliche Rolle, weshalb 
im Laufe der Zeit die operativen Zugänge stets weiterentwickelt und adaptiert wurden. In 
der Primärendoprothetik geht der Trend zum minimal- bzw. minderinvasiven Eingriff [12–
15]. Dabei wird angestrebt, die betroffene Muskulatur so wenig wie möglich abzulösen und 
das Kapselgewebe größtenteils zu erhalten [16–20]. In der Tumorendoprothetik ist dies in 
Abhängigkeit von der Diagnose nur bedingt möglich. Sind die nötigen Randbedingungen 
erfüllt, ist es das primäre Ziel, die Muskulatur zu refixieren, um die Funktionsfähigkeit 
wiederherzustellen [21,56,57]. 
Die chirurgische Rekonstruktion der Hüftgelenkskapsel wird in der Literatur als wesentlicher 
Bestandteil der Luxationsprophylaxe, vor allem hinsichtlich der lateralen und 
anterolateralen Zugänge, kontrovers diskutiert [18,58–60]. Studien zu den posterioren bzw. 
posterolateralen Zugängen zeigen auch eine deutliche Verringerung der Luxationsrate 
[17,20]. Dieser Effekt konnte auch in einer Studie von Prietzel et al. [16] bei einem 
modifizierten lateralen transglutealen Zugang nachgewiesen werden. Es wurde dabei 
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gezeigt, dass durch einen Kapselerhalt die Anzahl der von Luxation betroffenen Patienten 
um 90 % vermindert werden kann. Zudem wurde belegt, dass durch den Kapselerhalt 
keinerlei Beeinträchtigungen für den Patienten entstehen. Hierauf aufbauend kann darauf 
geschlossen werden, dass der Erhalt der Hüftgelenkskapsel einen wesentlichen Punkt in 
der Luxationsprophylaxe darstellt und die Wiederherstellung der muskulären Anbindung für 
die Sicherstellung der Bewegungsfunktion notwendig ist. Ferner repräsentiert die 
Weichteilrekonstruktion einen essentiellen Bestandteil der endoprothetischen Versorgung. 
 
2.3 Dezellularisierung 
In der Weichteilrekonstruktion von Sehnen, Bändern und Muskeln finden dezellularisierte 
Matrizes ihren Einsatz [22–31]. Das folgende Kapitel befasst sich mit dem Aufbau von 
Bindegeweben unter Berücksichtigung des Prozesses der Dezellularisierung. 
 
2.3.1 Aufbau des Bindegewebes 
Als mögliches Gewebe für eine Dezellularisierung bietet sich Binde- und Stützgewebe an. 
Diese bestehen aus dem Mesenchym, dem embryonalen Bindegewebe und seinen 
Nachfolgern. Im Gegensatz zu Muskel- und Nervengewebe weisen Binde- und 
Stützgewebe weniger Zellen als ausgedehnte Bereiche interzellulärer Matrix auf, die in 
ihrem Volumen die zellulären Komponenten erheblich übersteigen. Die Binde- bzw. 
Stützgewebe bestehen somit aus Bindegewebszellen und Extrazellulärmatrix. Weiterhin 
können diese je nach Art der Zellen in lockeres faserarmes, straffes faserreiches oder 
retikuläres Bindegewebe unterteilt werden. 
Hinsichtlich der Bindegewebszellen werden ortsständige und freie Zellen unterschieden. 
Ortsständige Bindegewebszellen (Fibroblasten, Fibrozyten) produzieren die 
Extrazellulärmatrix, unter anderem kollagene Bindegewebsfasern. Freie Zellen sind 
dagegen dem Abwehrsystem zugehörig und treten bei Bedarf aus dem Blutkreislauf in 
periphere Gewebe aus. Hierdurch können die freien Bindegewebszellen ihre Position 
nahezu im gesamten Organismus verändern. Zudem wurde postuliert, dass die freien 
Bindegewebszellen Formen der weißen Blutkörperchen (Leukozyten) sind, welche sich aus 
der Blutbahn kommend im Bindegewebe angesiedelt haben [50]. Die interzelluläre 
Substanz wird je nach Ausbildung in Grundsubstanz und Bindegewebsfasern unterteilt. Die 
Grundsubstanz besteht überwiegend aus interstitieller Flüssigkeit (Proteoglykane, 
Glykosaminoglykane, Glykoproteine). Durch ihre wasserbindenden Eigenschaften sorgt sie 
unter anderem für die elastische Formstabilität des Gelenkknorpels. Die Glykoproteine, 
welche beispielsweise in der Basalmembran zu finden sind, beeinflussen die Haftung 
zwischen den Zellen und der Extrazellulärmatrix durch die auftretende Haftreibung. Die 
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Bindegewebsfasern können in Kollagenfasern, elastische Fasern sowie Retikulärfasern 
eingeteilt werden. Dabei stellen Letztere jedoch eine Sonderform der kollagenen Fasern 
dar. Die Kollagenfasern zeichnen sich durch eine außerordentlich hohe Zugfestigkeit aus 
[49,50]. Die Retikulärfasern verfügen mehrheitlich über biege-elastische und die 
elastischen Fasern primär über zug-elastische Eigenschaften. Im Bereich des straffen 
faserreichen Bindegewebes überwiegt der Faseranteil. Dieser kann geflechtartig oder 
parallelfaserig sein. Das straffe geflechtartige Bindegewebe stellt sich als 
dreidimensionales filzartiges Geflecht aus Kollagenfasern dar. Aufgrund des 
uneinheitlichen Faserverlaufs können Zugfestigkeiten in allen Richtungen festgestellt 
werden. Das Maß an Anisotropie ist gering. Das straffe parallelfaserige Bindegewebe 
hingegen bildet unter Zugbelastung eine mikroskopisch sichtbare Ausrichtung aus und 
weist ein höheres Maß an Anisotropie auf. 
 
2.3.2 Einsatz dezellularisierter Gewebe 
Die Dezellularisierung beschreibt den Vorgang (Kap. 2.4.2) der Trennung zellulärer 
Bestandteile aus seinem Ursprungsgewebe. Am Ende dieses Prozesses bleibt die 
extrazelluläre Struktur, die sogenannte Matrix, ohne die zellulären Anteile zurück. Die 
Verwendung einer dreidimensionalen, adaptierbaren Matrix aus biologischem Gewebe ist 
vielseitig. Beispielsweise kann sie als Gewebeersatz in verschiedenen Organsystemen und 
Strukturen des Stütz- und Bewegungsapparates dienen. Dabei können sich körpereigene 
Zellen in die Matrix integrieren, diese besiedeln und umbauen. Diese Vorgänge finden 
durch biologische Prozesse wie Zellteilung, Orientierungsbewegungen und Angiogenese 
statt. Zusätzlich kann durch den Einsatz von dezellularisiertem Gewebe das Auftreten von 
unerwünschten Gewebereaktionen wie Entzündungen, Nekrosen oder Einkapselungen 
verringert werden. Schulze-Tanzil et al. [61] stellten in ihren Untersuchungen fest, dass der 
wesentliche Erfolg der Wiederherstellung einer mechanischen Sehnenfunktion von 
mehreren Faktoren bestimmt wird. Dazu zählen zum einen der Prozess der 
Dezellularisierung und zum anderen die Rekolonisierungsstrategie. Studien [24,62–64], wie 
beispielsweise von Koch et al. [32,33], befassten sich bereits mit der Gewebereaktion nach 
subkutanen Implantationen. Für ihre Untersuchungen an Ratten implantierte die benannte 
Forschergruppe dezellularisiertes porcines Gewebe des Ösophagus, welches durch 
chemische Behandlung quervernetzt wurde. Die Auswertung der Biokompatibilität zeigte 
lediglich akute Entzündungs-, Umbau- sowie Abbaureaktionen in Folge der Implantation. 
Als Grund dafür wurden nicht mögliche DNA-Reste, sondern vielmehr eine Antigen-
Antikörper-Reaktion angenommen, welche durch das Kollagen hervorgerufen wurde. Es 
konnte nachgewiesen werden, dass die Quervernetzungen mittels Genipin ein gutes 
Gleichgewicht zwischen Gewebeabbau, Entzündungsreaktionen sowie der Infiltration von 
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gewebetypischen Zellen herstellt. Widersprüchliche Ergebnisse gehen aus der Studie von 
Aurora et al. [65] hervor, welche auf eine chronische Entzündungsreaktion nach der 
Implantation dezellularisierter Matrix aus humaner Haut hinweisen (GraftJacket®, Wright 
Medical, Arlington, USA). Auch nach Implantation von Systemen anderer Hersteller 
(TissueMEnd®, Stryker Orthopedics, Mahwah, NJ, USA) wurden ähnliche Reaktionen wie 
chronische Entzündungen, minimaler Gewebeabbau sowie fibröse Einkapselungen 
beobachtet, ähnlich denen bei der Verwendung nichtresorbierbarer, körperfremder 
Materialien. Laut Aurora et al. [65] liegt die Ursache hierfür in den DNA-Resten begründet, 
welche nicht komplett aus der Matrix entfernt wurden. 
Mittels Zugversuchen am humanen Tractus iliotibialis analysierten Hammer et al. [65] die 
mechanischen Eigenschaften von nativem im Vergleich zu und dezellularisierten Geweben, 
mit dem Ziel, die Ergebnisse beider Gewebezustände miteinander zu vergleichen. Die 
Studie konnte zeigen, dass es keinen signifikanten Unterschied bezüglich der Zugfestigkeit 
beider Zustände gibt. Die zellfreien Proben weisen eine geringfügig höhere Dehnung als 
die nativen Proben auf, wodurch der Einsatz dezellularisierter Tractus iliotibialis-Patches 
bei Sehnen- sowie Bänderrissen befürwortet wird. Aufbauend auf diesen Erkenntnissen 
entwickelte und adaptierte Gögele et al. [66] ein Protokoll für die Dezellularisierung und 
Rezellularisierung des Tractus iliotibialis. Hierbei gestaltet sich eine vollständige 
Dezellularisierung schwieriger als bei anderen Geweben, die eine niedrigere Dichte 
aufweisen. Gleichzeitig werden Rekolonisierungsstrategien auf Basis von homotopen 
Fibroblasten und mesenchymalen Stromazellen vorgestellt.  
 
 
2.4 Methodisches Vorgehen 
Der folgende Abschnitt beschreibt das methodische Vorgehen in den für diese 
Promotionsarbeit durchgeführten Studien zur Ermittlung der mechanischen 
Gewebeeigenschaften. Weiterhin wird das angewandte Verfahren zur Dezellularisierung 
beschrieben. 
 
2.4.1 Prüfprotokoll für die mechanische Charakterisierung 
Der Ablauf des Prüfprotokolls für die mechanischen Untersuchungen ist in Abbildung 6 
dargestellt. 
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Abbildung 6: Ablaufplan für die Durchführung der mechanischen Testung 
 
Partielle Plastination 
Die Einspannung der Gewebeproben für den uniaxialen Zugversuch mit unzureichender 
Klemmkraft kann dazu führen, dass die Proben während der Testung aus den 
Klemmbacken herausgezogen werden. Dieser Vorgang wird als Schlupf bezeichnet. Zur 
Reduktion des Gewebeschlupfes und zur Gewährleistung einer einheitlichen Messlänge 
wurde die Technik der partiellen Plastination angewandt [67,68]. Hierbei wurde der geplante 
Messbereich vor der Plastination zwischen zwei mit Gelatine bestrichene Abstandshalter 
geklemmt. Zum einem erzeugte dieses Verfahren einen definierten Abstand für alle Proben, 
und zum anderen entstand ein Schutz des Gewebes für die weiteren Arbeitsschritte. Vor 
der Plastination der Proben wurden zunächst unter Zuhilfenahme von Azeton Fett- und 
Wasseranteile aus den Probenenden gelöst (siehe Abbildung 7A). Anschließend erfolgte 
die Entnahme der Probenenden aus dem Azetonbad und direkt das Bestreichen der Proben 
mit einem Harz-Härter-Füllstoff-Gemisch in einem Mischungsverhältnis von 1:1:1 direkt 
(RENCAST® FC 52 BD Polyol, Huntsman Corporation, Texas, USA: RENCAST® FC 52/53 
BD Isocyanat, Huntsman Corporation: Aluminiumhydroxid, Gößl + Pfaff GmbH, Karlskron, 
Deutschland). Dadurch konnte gewährleistet werden, dass das Gemisch direkt in die Probe 
einzog. Nachfolgend wurde die Probe im benannten Harz-Härter-Füllstoff-Gemisch im 
Verhältnis 1:1:3 eingebettet [67,68]. Zur Stabilisierung der Probenenden wurde diese 
jeweils mit einer Pertinax-Platte (PF CP 201, Dr. Müller GmbH, Ahlhorn, Deutschland) 
stabilisiert und mit Halteklemmen fixiert. Nach der Aushärtung wurden das überstehende 
Einbettmittel entfernt, die Abstandshalter von der Probe gelöst und diese schließlich für den 
osmotischen Wasserangleich vorbereitet. Dazu wurden die Proben nach der partiellen 
Plastination in einen Dialyseschlauch gelegt und beide Enden verschlossen (siehe 
Abbildung 7 B). 
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Abbildung 7: A) Entfettung und Entwässerung der freiliegenden Probenenden durch das 
Azetonbad; B) Eingebettete Probenenden nach der Vorbereitung für den Wasserangleich 
 
Angleichung des Wassergehalts 
Die Angleichung des Wassergehalts diente dazu, die Proben an den nativen 
Ausgangszustand anzupassen und die natürliche Streuung der Gewebeproben zu 
minimieren. Für den Prozess des Wasserangleichs fand die „osmotische Stresstechnik“ von 
Hammer et al. [69–71] Anwendung. Diese Methode besteht aus mehreren Schritten. Zu 
Beginn wurde ein Polyethylenglykol-Protokoll (PEG-Protokolls) erstellt. Dabei wurde die 
optimale Konzentration und Verweildauer des Gewebes in der PEG-Lösung ermittelt, die 
den Zielwassergehalt der Gewebeprobe einstellt [69]. Im nächsten Schritt wurden die 
Proben für den zuvor ermittelten Zeitraum mit der jeweiligen Konzentration der PEG-Lösung 
osmotisch angeglichen. Dieses Vorgehen stellte einen Kompromiss aus langer 
Probenverweildauer in der PEG-Lösung bis zum Erreichen des Zielwassergehalts und der 
Genauigkeit der Einstellung des Wassergehalts dar, welchen es sorgfältig abzuwägen galt. 
So führte eine lange Verweildauer der Proben zu einer sehr genauen Angleichung, 
allerdings auch zur Autolyse dieser. Erst unmittelbar vor den eigentlichen Versuchen 
wurden die Proben aus der PEG-Lösung entnommen, um einen einheitlichen Wassergehalt 
aller Proben zu gewährleisten. 
 
Probengeometrie 
Die Auswahl der Probengeometrie orientierte sich an der DIN 50125 [72] für metallische 
Zugproben. Diese Geometrie wurde aufgrund variierender Längen und Breiten, die sich aus 
der unterschiedlichen biologischen Herkunft der Gewebeproben ergaben, adaptiert. 
Basierend darauf unterschieden sich die Abmessungen der einzelnen Probekörper 
voneinander, weshalb die ideale Abmessung unter Berücksichtigung der zu prüfenden 
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Gewebe entsprechend ausgewählt werden musste. Die Größenadaptionen für die 
Probengeometrie nach DIN 50125 sind in  
Abbildung 8 dargestellt.  
 
Abbildung 8: Technische Zeichnung der Größenadaption für die Probengeometrie, 
angepasst an DIN 50125 [70] 
 
Zur Verwendung einer einheitlichen Probenform wurden eigens angefertigte Schablonen 
zwischen die plastinierten Probenenden geklemmt. Anschließend wurde das Gewebe 
entlang der aufgelegten Schablone exakt ausgeschnitten. Dieses Vorgehen gewährleistete 
eine reproduzierbare Form der Proben. Für alle Proben einer Versuchsreihe wurde die 
gleiche Schablone verwendet. Die kleinste Probenbreite bestimmte somit die 
Schablonenbreite. 
 
Ermittlung des Probenquerschnitts 
Der Probenquerschnitt wurde über Abformung bestimmt [68]. Die Abformung des 
Probenquerschnitts erfolgte nach der Vorkonditionierung und wurde in der Probenmitte 
durchgeführt. Im Vorfeld der Versuche sind entsprechende Abformlöffel (REF 2112, Voco 
GmbH, Cuxhaven, Deutschland) hergestellt worden, welche eine U-Form aufweisen (vgl. 
Abbildung 9). Die Löffel wurden mit einer flexiblen Haltevorrichtung in der Probenmitte 
positioniert. Daraufhin erfolgte die Abformung des Querschnitts, indem ein 
additionsvernetzendes Silikonabdruckmaterial (Vinylpolysiloxan VPS Hydro 380, HENRY 
SCHEIN Medical GmbH, Hamburg, Deutschland) auf die Probe aufgetragen wurde. Nach 
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der Trocknung des Abformmaterials wurden die Proben sorgfältig aus dem Abdruckmaterial 
herausgetrennt (Abbildung 9). 
 
 
Abbildung 9: A) Prozess des Abformens; B) Probennegativ mit Maßstab 
 
Das Probennegativ wurde beschriftet und im Anschluss an die Versuche mit einem 
hochauflösenden Flachbettscanner digitalisiert. Ein ebenfalls in den Scanner eingelegter 
Referenzmaßstab diente zur Bestimmung des Probenquerschnitts. Mit Hilfe der Software 
Datinf® Measure (Datinf GmbH, Tübingen, Deutschland) konnten die Querschnitte der 
Proben unter Nutzung dieser Referenz schnell und präzise ermittelt werden. 
 
Zyklische Belastung 
Verschiedene Untersuchungen in der Literatur zeigten eine Abhängigkeit zwischen dem 
Materialverhalten und einer zyklischen Vorbelastung vor der Durchführung von 
Bruchlastversuchen [73–75]. Dabei wurde nachgewiesen, dass sich die Varianz der 
mechanischen Eigenschaften in den Versuchen nach zyklischer Vorbelastung, dem 
sogenannten „Preconditioning“, verringerte [76]. Diese Vorkonditionierung eignet sich 
insbesondere für Sehnen und Bandstrukturen. Im Rahmen der Untersuchungen hat sich 
eine Vorbelastung von zehn bis zwanzig Zyklen etabliert (siehe Abbildung 10). Die 
Abschätzung der zur Vorkonditionierung notwendigen Zyklenanzahl basierte auf 
Untersuchungen von Cheng et al. [75] und Fung et al. [74] sowie den Arbeiten von Hammer 
et al. [69,77]. In ihren Studien wurde nachgewiesen, dass die Spannungs-Dehnungsdaten 
nach vier bis zehn Zyklen einen vergleichsweise konstanten Wert annehmen (siehe 
Abbildung 10). Eine zu lang andauernde Vorkonditionierung führte wiederum zu einer 
erheblichen Austrocknung sowie zu einer Veränderung der mechanischen 
Materialeigenschaften des Gewebes. Für Testungen von Muskelgewebe sollte die 
Vorkonditionierung nicht verwendet werden. Aufgrund des strukturellen Aufbaus von 
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Muskelgewebe würde die Vorkonditionierung bereits vor den Messversuchen zum 
Versagen der Muskelfasern führen.  
 
 
Abbildung 10: A) Hysteresekurve der zyklischen Belastung; B) Auszug aus dem linken 
Diagramm zur Veranschaulichung der zyklischen Veränderungen 
 
Die zyklische Belastung wurde mit einer Prüfgeschwindigkeit von 20 mm/min für 
Dehnungen von 0-5 % durchgeführt. Die Dehnung bezog sich hierbei auf die 
Ausgangslänge der Proben. Zur Vermeidung einer vorzeitigen Materialschädigung wurde 
ein Abbruchkriterium für die zyklische Belastung definiert. Dieses Kriterium wurde anhand 
einer Pilot-Versuchsreihe mit dem zu prüfenden Gewebe ermittelt. Das Abbruchkriterium 
für die durchgeführten Versuche trat ein, sobald 30 % der im Vorfeld ermittelten 
Maximalkraft auf die Probe einwirkten. 
 
Bildkorrelation 
Die Bestimmung der exakten Dehnung über ein zusätzliches optisches Messsystem war 
für die vorgestellte Versuchsreihe empfehlenswert [77]. Es ermöglichte nachträglich, den 
eventuell auftretenden Schlupf der Proben in der Einspannung zu erkennen und die 
Messdaten um den hierdurch auftretenden Fehler zu korrigieren. Für die Nutzung der 
Bildkorrelation musste die Probe im Rahmen der Versuchsdurchführung ein Specklemuster 
erhalten. Das benötigte Muster wurde mit Hilfe einer Sprühdose auf die Probe aufgetragen. 
Es stellte sich während der Versuche heraus, dass es ausreichte, ein ausschließlich 
dunkles Specklemuster auf die Probe aufzutragen. Eine Grundierung der Probe mit weißer 
Farbe war somit nicht notwendig. Das Specklemuster bestand aus einer dunklen Farbe auf 
Wasserbasis. Das Auftragen erfolgte erst im Anschluss an die zyklische Vorbelastung der 
Proben, um ein vorzeitiges Verwischen der Farbe zu vermeiden. Durch das Specklemuster 
auf der Probe war es möglich, mit Hilfe einer digitalen Bildkorrelation das Verschiebungsfeld 
der Probe zu messen und die resultierende Dehnung der Probe zu ermitteln. 
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Versuchsparameter 
Die quasistatischen uniaxialen Zugversuche wurden mit den in Tabelle 2 aufgeführten 
Parametern durchgeführt. 
 
Tabelle 2: Versuchsparameter für quasi-statische uniaxiale Zugversuche 
Vorkonditionierung 
Prüfgeschwindigkeit  20 mm/min 
Zyklen 10 
Dehnuntergrenze 0 % 
Dehnobergrenze 5 % 
Abbruchkriterium 30 % der maximal aufgetretenen Kraft 
Versagensprüfung 
Prüfgeschwindigkeit Versagenstest 20 mm/min 
Vorkraft 1 N 
Abbruchkriterium 40 % Kraftabfall 
 
 
2.4.2 Verfahren der Dezellularisierung 
Dieser Abschnitt beschreibt das Verfahren (siehe Abbildung 11), welches für die 
Dezellularisierung verwendet wurde [32,33]. Im ersten Schritt wurde den Spendern das zu 
prüfende Gewebe unter sterilen Bedingungen entnommen. Um den durch Trocknung 
auftretenden Schädigungen des Gewebes nach der Entnahme vorzubeugen, wurde dieses 
in isotoner Natriumchlorid-Lösung (0,9 Masse%) zwischengelagert. Dies ermöglichte 
zudem den problemlosen Transport des Gewebes zwischen den Entnahme- und 
Testeinrichtungen. Der Vorgang des Heraustrennens der zellulären Bestandteile aus dem 
Gewebe gelang durch die Lagerung in einer 1,0 Masse% Natriumdodecylsulfat-Lösung 
(SDS; Carl Roth, Karlsruhe, Deutschland). Der Zeitraum für die Dezellularisierung des 
Gewebes war abhängig vom verwendeten Organ und betrug zwischen einer und vier 
Wochen. Nach der vollständigen Dezellularisierung wurde das Gewebe mit Wasser von der 
Natriumdodecylsulfat-Lösung gereinigt. Alternativ kann dieser Vorgang auch mit einer 
phosphat-gepufferten Natriumchlorid-Lösung erfolgen. 
 
Grundlagen 
20 
 
Abbildung 11: Arbeitsschritte bei der Dezellularisierung von Gewebe 
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3 Publikationen 
 
3.1 Tensile properties of the hip joint ligaments are largely variable and 
age-dependent – An in-vitro analysis investigating an age span 
between 14 and 93 years 
 
S. Schleifenbaum1, T. Prietzel1, C. Hädrich, R. Möbius, F. Sichting, N. Hammer  
1
 These authors have contributed equally to this work. 
Journal of Biomechanics 7/2016 
 
Zum besseren Verständnis der passiv-mechanischen Eigenschaften der Hüftkapselbänder 
wurde das mechanische Verhalten der einzelnen Kapselbänder mit Hilfe einer uniaxialen 
Zugprüfung untersucht. Anschließend wurden die erhobenen Spannungs-Dehnungsdaten 
hinsichtlich der Parameter Elastizitätsmodul, Versagensspannung sowie Bruchdehnung 
ausgewertet. Die Ergebnisse zeigen keine signifikanten mechanischen Unterschiede 
zwischen den einzelnen untersuchten Kapselbändern. Obwohl gezeigt werden konnte, 
dass die Hüftkapselbänder zur Hüftgelenksstabilität auf Grund ihrer passiven Spannungs-
Dehnungs-Eigenschaften beitragen, können die Ligg. ischiofemorale und iliofemorale die 
Luxation aufgrund ihrer Länge und Elastizität nicht effektiv verhindern. 
 
Die Studie ermittelte die mechanischen Kenndaten der Hüftkapselbänder und bietet somit 
die Grundlage für die Entwicklung einer künstlichen Gelenkkapsel. 
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3.2 Load and failure behavior of human muscle samples in the context 
of proximal femur replacement 
 
S.Schleifenbaum1, M.Schmidt1, R. Möbius, T. Wolfskämpf, C. Schröder, R. Grunert, N. 
Hammer, T. Prietzel 
1
 These authors have contributed equally to this work. 
BMC Musculoskeletal Disorders 4/2016 
 
In dieser Studie wurden die mechanischen Eigenschaften untersucht, die bei der nativen 
Knochen-Muskel-Verbindung bzw. bei angenähter Muskulatur an einen Trevira®-
Anbindungsschlauch auftreten. Die mechanischen Untersuchungen ergaben eine 
signifikant höhere Versagenslast der nativen Verbindung im Vergleich zu der künstlichen 
Anbindung. Im Versagensverhalten stellten sich keine Unterschiede ein, und das Versagen 
trat bei beiden Anbindungsvarianten im Bereich der Muskulatur und nicht an der 
Anbindungsstelle auf. Die Naht führte somit nicht zu einer Schwächung des Gewebes. 
Außerdem konnte eine Datengrundlage für alternative Anbindungstechniken erzeugt 
werden. 
 
Die ermittelten Ergebnisse der Ausreißversuche dienen einem besseren Verständnis für 
das Versagensverhalten der getesteten Anbindungen. 
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3.3 Acellularization-Induced Changes in Tensile Properties Are Organ 
Specific - An In-Vitro Mechanical and Structural Analysis of Porcine 
Soft Tissues 
 
S. Schleifenbaum1, T. Prietzel1, G. Aust, A. Boldt, S. Fritsch, I. Keil, H. Koch, R. Möbius, 
H. A. Scheidt, M. F. X. Wagner, N. Hammer 
1
 These authors have contributed equally to this work. 
Plos One 3/ 2016 
 
Diese Studie untersuchte die mechanischen Veränderungen durch den Prozess der 
Dezellularisierung. Dazu wurde porcines Gewebe aus Ureter, Ösophagus (Hohlorganen) 
sowie Dermis mechanisch mit Hilfe uniaxialer Zugprüfungen untersucht. Die Ergebnisse 
zeigten, dass eine Veränderung der mechanischen Eigenschaften abhängig von der Art 
des Gewebes auftritt. Bei den Hohlorganen konnte eine Erhöhung des Elastizitätsmoduls 
und der maximalen Zugspannung durch die Dezellularisierung nachgewiesen werden. Die 
mechanischen Eigenschaften der Dermis wurden durch den Vorgang der Dezellularisierung 
negativ verändert. 
 
Die Daten liefern Erkenntnisse für die mechanische Veränderung der Gewebe durch den 
Prozess der Dezellularisierung und dienen als Grundlage für den Einsatz von 
Ersatzmaterialien im Bereich der Weichteilrekonstruktion. 
 
Publikationen 
38 
Publikationen 
39 
Publikationen 
40 
Publikationen 
41 
Publikationen 
42 
Publikationen 
43 
Publikationen 
44 
Publikationen 
45 
Publikationen 
46 
Publikationen 
47 
Publikationen 
48 
Publikationen 
49 
Publikationen 
50 
Publikationen 
51 
Publikationen 
52 
Publikationen 
53 
Publikationen 
54 
Publikationen 
55 
Publikationen 
56 
Publikationen 
57 
Publikationen 
58 
Publikationen 
59 
Publikationen 
60 
Publikationen 
61 
Diskussion 
62 
4 Diskussion 
Die in dieser Arbeit vorgestellten Studien untersuchen die passiv-mechanischen 
Eigenschaften biologischer Gewebe vor dem Hintergrund der chirurgischen 
Defektrekonstruktion nach Hüftendoprothetik. Unter Zuhilfenahme des uniaxialen 
Zugversuchs wurden die Spannungs-Dehnungsdaten der einzelnen Hüftkapselbänder 
sowie von porcinem, dezellularisiertem Gewebe ermittelt. Ziel hierbei war es, das native 
System auf Basis mechanischer Kennwerte zu beschreiben und ein mögliches 
Ersatzmaterial für die Weichteilrekonstruktion zu bestimmen. 
Des Weiteren wurden Ausrissversuche durchgeführt, welche zu einem besseren 
Verständnis des Versagensverhaltens der nativen Muskel-Knochen-Anbindung beitragen 
sollen. Diese Erkenntnisse wurden mit einer textilen Anbindungsvariante verglichen, die 
nach tumorendoprothetischer Weichteilrekonstruktion eingesetzt wird. 
 
Etablierung eines standardisierten Prüfprotokolls 
Für die Untersuchungen der Hüftkapselbänder sowie des dezellularisierten Gewebes 
wurde ein standardisiertes Prüfprotokoll verwendet (siehe Kapitel 2.4.1, 3.1 und 3.3). Dabei 
war es ein wichtiges Ziel, dass das Protokoll die Einflussfaktoren Wassergehalt, Geometrie 
und Einspannung der Proben berücksichtigt. Zusätzlich wurden weitere Aspekte wie 
Querschnittsbestimmung und optische Dehnungsmessung miteinbezogen. Das erstellte 
Prüfprotokoll wurde aufbauend auf bisher bekannten Problemstellungen aus der Literatur 
[67,69,73–85] weiterentwickelt und soll letztlich zu einer Standardisierung und 
Vergleichbarkeit derartiger Untersuchungsergebnisse führen. 
Der Einfluss des Wassergehalts auf die mechanischen Eigenschaften von biologischem 
Gewebe konnte bereits von Betsch et al. [76] und Nicolle et al. [82] nachgewiesen werden. 
Eine Dehydrierung der Proben führt zu einer Abnahme der Bruchdehnung sowie Steigerung 
des Elastizitätsmoduls (E-Modul). Um den Einfluss des Wassergehaltes auf die 
mechanischen Eigenschaften zu verringern, nutzten Hammer et al. [69] den Ansatz den 
Wassergehalt bei mechanischen Testungen mittels osmotischer Stresstechnik zu 
kontrollieren. Die von Hammer vorgestellte Methode wurde auch im Rahmen dieser Arbeit 
angewandt (siehe Kapitel 2.4.1). Dadurch konnte gewährleistet werden, dass die Proben 
zu Versuchsbeginn den gleichen Wassergehalt aufwiesen. 
Im Vergleich zur Testung von beispielsweise Metallen (DIN 50125) [72] gibt es keine 
einheitliche oder genormte Probenform bei Zugproben aus biologischem Gewebe. In der 
Literatur werden jedoch unterschiedliche Anpassungen der Probengeometrien aufgezeigt 
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[26,81,86,87]. Ein anderer Ansatz besteht darin, die Proben in ihrem anatomischen 
Ausgangszustand zu belassen [84,88]. Im Rahmen dieser Arbeit bestand das Ziel, eine 
allgemeingültige Probengeometrie zu entwickeln, die sich an der DIN 50125 [72] orientiert. 
Der Variabilität des Spendermaterials wurde in diesem Zusammenhang mit einer Variation 
von Probenlänge und -breite entgegengewirkt. (siehe  
Abbildung 8). 
Die Einspannung bei biologischen Gewebeproben stellt ein wesentliches Problem in der 
Materialprüfung dar, da teilweise eine unzureichende Klemmkraft aufgebracht werden 
kann. Dies kann wiederum zum Schlupf der Proben während der mechanischen Belastung 
und somit aufgrund überschätzten Dehnverhaltens und daher zu einer Verfälschung der 
Messerergebnisse führen. In der Literatur werden verschiedene Varianten der 
Einspannung, z. B. strukturierte Klemmen [85] oder Kryo-Klemmen [84], diskutiert. 
Während strukturierte Klemmen Beschädigungen des Gewebes im Einspannbereich 
hervorrufen können, besteht bei der Verwendung von Kryo-Klemmen die Gefahr, dass die 
Proben aufgrund des hohen Wasseranteils nicht nur im Bereich der Einspannung, sondern 
auch im Messbereich einfrieren. Auf den beschriebenen Nachteilen der verschiedenen 
Einspannungskonzepte basierend, entwickelten Steinke et al. [67] sowie Hammer et al. [68] 
die Methode der partiellen Plastination. Diese verfolgt das Ziel, den Materialschlupf zu 
reduzieren und den Einfluss der Einspannung auf die mechanischen Eigenschaften der 
Probe zu minimieren. Sichting et al. [77] wiesen einen deutlich geringeren Materialschlupf 
bei plastinierten Proben im Vergleich zu nicht plastinierten Proben mittels digitalem 
Bildkorrelationssystem nach. Zusätzlich zeigten er und seine Forschergruppe, dass durch 
die Verwendung einer optischen Dehnungsmessung die Möglichkeit besteht, Messfehler, 
welche aus dem Schlupf der Proben resultieren, zu korrigieren. Ein weiterer Vorteil des 
digitalen Bildkorrelationssystems ist die berührungslose Messung des Verschiebungsfeldes 
direkt auf der Probenoberfläche. Dieses Verfahren findet in zahlreichen aktuellen Studien 
Anwendung [69,77,89–92]. 
Wie bereits in anderen Studien nachgewiesen wurde, zeigte sich auch in dieser Arbeit, dass 
die zyklische Vorkonditionierung eine Stabilisierung der mechanischen Eigenschaften 
hervorruft [73–75,78] (siehe Abbildung 10). In den meisten vorangegangenen relevanten 
Publikationen werden nicht alle im Prüfprotokoll beschriebenen Faktoren bei der 
mechanischen Testung berücksichtigt [26,68,76,81,83,86,92–96]. Die Intention dieser 
Arbeit bestand somit darin, mehrere Einflussfaktoren in einem Prüfprotokoll zur Anwendung 
zu bringen. 
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Zusammenfassend ist festzuhalten, dass die beschriebene Methodik zielführend 
angewendet werden konnte. Auf diese Weise wird ein standardisiertes Vorgehen bei der 
mechanischen Prüfung biologischer Gewebe unterstützt. Folglich werden die Ergebnisse 
unterschiedlicher mechanischer Untersuchungen vergleichbar und lassen objektive 
Rückschlüsse auf Ersatzmaterialen und deren Eigenschaften zu. Zudem resultiert daraus 
die Vergleichbarkeit der vorliegenden Studien (siehe Kapitel 3.1 und 3.3) dieser Arbeit. 
 
Vergleich der Kapselbänder mit dezellularisiertem Gewebe 
Der Vergleich der mechanischen Kenndaten der Hüftkapselbänder und des 
dezellularisierten Gewebes zeigt, dass nur die Hohlorgane als Ersatzmaterial in Frage 
kommen, da die Kenndaten der dezellularisierten Dermis zu gering sind. Ein möglicher 
Grund liegt in der vollständigen Entfernung des Stratum corneum durch den Prozess der 
Dezellularisierung. Die maximale Zugfestigkeit des Ösophagus liegt bei ca. 3 N/mm² über 
der der Kapselbänder. Die ermittelte Zugfestigkeit des Ureters liegt hingegen im Bereich 
der Kapselbänder. Das E-Modul der Hohlorgane ist um den Faktor drei größer als das der 
Kapselbänder. Die Bruchdehnung des Ösophagus beträgt nur ein Drittel und die des 
Ureters gar nur ein Viertel des Wertes der Kapselbänder. 
Aus den Daten lässt sich ableiten, dass sich die Hohlorgane zumindest theoretisch 
bezüglich der maximalen Zugfestigkeit sowie des E-Moduls als Ersatzmaterial eignen, 
sofern eine luftdichte Anbindung im Sinne des Kapselersatzes möglich ist. Die höheren 
Werte der Zugfestigkeit und des E-Moduls dezellularisierter Hohlorgane könnten somit 
einen Sicherheitsfaktor darstellen. Problematisch ist jedoch die verringerte Dehnung der 
Hohlorgane gegenüber den Kapselbändern. Es ist noch offen, ob und in welchem Maße 
sich die mechanischen Eigenschaften der Hohlorgane nach einer Besiedelung mit 
körpereigenen Zellen remodellieren lassen und inwieweit diese Effekte einen möglichen 
Kapselersatz darstellen. Die mechanischen Eigenschaften, welche im Rahmen dieser 
Arbeit ermittelt wurden, zeigen allerdings, dass die Hohlorgane vielversprechende 
Ersatzmaterialien sein könnten. Die vorliegenden Studien stellen allenfalls eine 
biomechanische Grundlage dar. Unter Berücksichtigung der Durchmesser der Hohlorgane 
[97,98] ist deren Anwendung als Kapselersatz kritisch, da der mittlere Durchmesser des 
Hüftkopfes deutlich größer ist [99]. 
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Klinischer Ausblick 
In der chirurgischen Versorgung werden durch den operativen Zugang oder die notwendige 
Entfernung erkrankter Strukturen häufig Weichteildefekte erzeugt. Hierzu gehören unter 
anderem die Entfernung der Hüftgelenkskapsel [100] oder der partielle Verlust der 
muskulären Knochenanbindung [101,102]. Diese Defekte können gegenwärtig intraoperativ 
nur unzureichend behoben werden. Auf die Lebensqualität operativ versorgter Patienten 
hat dies wiederum negative Auswirkungen, da sie ein erhöhtes Risiko für die 
Hüftgelenksluxation mit sich bringen. Insbesondere der Erhalt der Hüftgelenkskapsel wird 
nicht standardmäßig durchgeführt [100,103]. 
Für die großflächige Rekonstruktion der Muskelanbindung nach tumorendoprothetischer 
Versorgung ist aktuell nur der Trevira®-Anbindungsschlauch kommerziell verfügbar 
[21,104]. Diese Anbindungsvariante besteht aus einem textilen Polyethylenterephthalat-
Gewirk, an welches die Muskulatur zur Wiederherstellung der Gelenkfunktion primär 
angenäht werden kann [21,57]. Außerdem ist sekundär ein Einwachsen des Gewebes in 
das Gewirk möglich, wodurch eine dauerhafte, innige Weichteilanbindung gewährleistet 
wird. Ein Nachteil des Trevira®-Anbindungsschlauchs ist jedoch, dass er sich für die 
Kapselrekonstruktion aufgrund der Gewirkstruktur nicht eignet. Grund hierfür ist, dass sich 
auf diese Weise die Kapsel des zu rekonstruierenden Gelenks nicht hermetisch und 
mechanisch belastbar verschließen lässt. Eine vielversprechende Alternative stellen 
dezellularisierte Gewebe dar. Allerdings ist auch hier noch zu untersuchen, ob derartige 
Funktionen realisierbar sind. 
Diezellularisierte Gewebe könnten das Einwachsverhalten verbessern. Dies liegt in ihrer 
verminderten Antigenität [35], sowie der Möglichkeit des Umbaus der Matrix durch 
körpereigene Bindegewebszellen [32,33]. Hierdurch könnte der Heilungsprozess und die 
erneute Mobilisation des Gelenkes beschleunigt werden. Für die Weichteilrekonstruktion 
nach tumorendoprothetischer Versorgung wäre besonders der dezellularisierte Ösophagus 
geeignet. Die Matrix würde dem Gewebe eine Substanz zum Einwachsen bieten. Durch 
seine Schlauchform ist eine vergleichbare Handhabung analog zum Trevira®-
Anbindungsschlauch vorstellbar, jedoch weist der Ösophagus keinen ausreichend großen 
Durchmesser auf. Aus diesem Grund muss eine alternative Matrix gefunden werden, die 
äquivalente Eigenschaften bezüglich des Nahtverhaltens aufweist. 
Zusammenfassend bieten dezellularisierte Gewebe eine Möglichkeit für einen biologischen 
Hüftkapselersatz. Alternativ kann es als Muskelanbindung nach tumorendoprothetischer 
Versorgung fungieren. Somit birgt die Weichteilrekonstruktion unter Einsatz von 
dezellularisiertem Gewebe ein großes Potential bei der Versorgung von 
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Hochrisikopatienten und deren zügiger Mobilisation. In weiteren Studien bleibt zu 
untersuchen, welches Gewebe sich durch seine Abmaße zur Verwendung als alternative 
Extrazellulärmatrix anbietet. Weiterhin ist dabei zu erforschen, wie sich die Biointegrität 
sowie die Rezellularisierung längerfristig entwickeln. 
Limitierungen 
Für die dieser Promotionsarbeit zugrundeliegenden Studien stellt die begrenzte 
Probenanzahl der jeweiligen Untersuchungen eine Limitierung dar. Eine größere 
Probenmenge hätte zu einer sichereren statistischen Aussage geführt. Diese wurde jedoch 
in einigen Fällen zusätzlich durch ein komplettes Herausrutschen der Probe aus der 
Einspannung minimiert. Da die Auswertung mittels Bildkorrelation nicht möglich war, 
wurden die Ergebnisse des Versuches nicht berücksichtigt. Weiterhin könnte sich das 
Einfrieren der Proben, welches zur Lagerung notwendig ist, auf die mechanischen 
Eigenschaften ausgewirkt haben [105]. Aufgrund der einheitlichen Handhabung der Proben 
kann diese Auswirkung allerdings als systematisch angenommen werden. 
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Die endoprothetische Versorgung des Hüftgelenks stellt eines der am häufigsten 
durchgeführten und erfolgreichsten operativen Behandlungsverfahren dar. Mögliche 
Komplikationen sind vor allem die aseptische Lockerung und die Luxation. Strategien zur 
Verringerung der Luxationshäufigkeit bei Patienten sind unter anderem die Schonung sowie 
die Rekonstruktion des umliegenden Weichteilgewebes des Hüftgelenks. Dezellularisiertes 
Gewebe wird hierbei vereinzelt in der Weichteilrekonstruktion von Muskeln, Sehnen und 
Bändern nach Traumata eingesetzt. Dieses Gewebe weist eine extrazelluläre Matrix auf, 
welche eine verbesserte Biointegration und damit einhergehenden guten Heilungsverlauf 
ermöglicht. Aus diesen Kenntnissen leitete sich die Frage ab, ob der Einsatz von 
dezellularisierten Geweben auch eine theoretische Möglichkeit für die 
Weichteilrekonstruktion im Bereich des Hüftgelenks darstellen könnte. Dazu wurden in 
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dieser Arbeit zum einen die passiv-mechanischen Eigenschaften der Hüftkapselbänder 
untersucht und zum anderen der Einfluss der Dezellularisierung auf das mechanische 
Verhalten von porcinem Gewebe (Dermis, Ureter und Ösophagus) analysiert. In weiteren 
Untersuchungen ist das Versagensverhalten einer muskulären Anbindung nach 
tumorendoprothetischer Versorgung mit der nativen Anbindung verglichen worden. Für die 
Analysen mittels uniaxialem Zugversuch ist ein Prüfprotokoll weiterentwickelt und adaptiert 
worden, um einen standardisierten Ablauf für die biomechanische Testung und die 
Vergleichbarkeit der Ergebnisse zu gewährleisten. 
 
Die Gegenüberstellung der Ergebnisse aus den Untersuchungen der Hüftkapselbänder und 
der dezellularisierten Gewebe zeigte eine höhere Zugfestigkeit sowie ein höheres E-Modul 
für die dezellularisierten Hohlorgane. Diese Resultate würden zunächst für den Einsatz in 
der Weichteilrekonstruktion sprechen, allerdings ist die Dehnung nach der 
Dezellularisierung geringer. Eine alternative Anwendung der dezellularisierten Hohlorgane 
ergibt sich aus der Ähnlichkeit zum Trevira®-Anbindungsschlauch. Durch die Schlauchform 
der Hohlorgane können diese wie der Anbindungsschlauch über die Tumorendoprothese 
gestülpt werden, so dass das native Gewebe des Patienten nach Refixation leichter 
anwachsen kann. Es ist jedoch zu beachten, dass die Durchmesser der Hohlorgane im 
Vergleich zum Hüftkopfdurchmesser und zur Tumorendoprothese geringere Abmaße 
aufweisen. Deshalb muss nach einem alternativen Gewebe gesucht werden, welches nicht 
nur eine ausreichende Größe, sondern auch die mechanischen Eigenschaften aufweist. Ist 
ein solches Alternativmaterial ermittelt worden, müssen weiterhin Untersuchungen bzgl. der 
Handhabung sowie der Toxizität durchgeführt werden. 
 
Zusammenfassend und basierend auf den Ergebnissen dieser Arbeit kommen die 
dezellularisierten Gewebe aufgrund ihrer mechanischen Eigenschaften für den Einsatz in 
der Weichteilrekonstruktion des Hüftgelenks aus biomechanischer Sicht in Frage. Sie 
eröffnen die Möglichkeit, die Versorgung von Hochrisikopatienten zu verbessern und diese 
schneller zu mobilisieren. Um die Beurteilung vollends abzuschließen, sind weitere 
Untersuchungen alternativer Gewebe notwendig. Diese betreffen nicht nur den Vergleich 
der mechanischen Eigenschaften, sondern auch die Biokompatibilität bei der Verwendung 
in der Weichteilrekonstruktion. 
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